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The main principle  in  radiotherapy  is  to destroy  the  tumor using  ionizing  radiation 
beams, while causing a minimum amount of damage  to  the healthy  tissue.  In particular 
sparing possible nearby organs at risk (OAR) with a low dose tolerance  is very important. 






and  its surrounding tissue. A typical radiotherapy treatment  involves daily  irradiation for 
several weeks. This  is done  to allow  the healthy  tissue  to  recover between  the  various 
fractions of treatment. Because of this fractionated schedule,  it  is  important to maintain 
the  same  geometric  and  dosimetric  accuracy  across  all  treatment  sessions.  Geometric 
uncertainties  like  organ  motion  and  patient  set‐up  during  treatment  are  important 
sources  of  error  in  radiotherapy.  In  order  to  avoid  inadequate  coverage  of  the  tumor, 
margins  of  a  few millimeters  are  added  to  the  irradiated  volume  to  account  for  these 
geometric uncertainties1‐4. In particular accurate margins are required for treatment plans 
with tight dose distributions around the target volume like in Intensity‐Modulated Radia‐








ROI,  in an approach  referred  to as  image guided  radiation  therapy  (IGRT). Among  these 
systems, x‐ray  imaging, currently with electronic portal  imaging  (EPI)7 devices and  in the 
past with  radiographic  film8,  9,  are well established  techniques. At  the  treatment  stage, 
bony structures are  localized and,  if their position  is different from their simulated plan‐
ning  position,  a  correction  is  applied  to  the  patient’s  position.  Nowadays most  linear 
accelerators are equipped with cone beam CT  (CBCT) enabling online  three‐dimensional 
(3D)  volumetric CT‐like  images of  the patient at  treatment  stage10,  11. But both EPI and 
CBCT rely on X‐ray attenuation which inherently limits soft‐tissue contrast. Therefore, the 
visibility of  the  tumor  is  still  limited and positioning  is mostly done on  the basis of  the 
Chapter 1 12 
bony  anatomy.  Soft  tissue  targets  such  as  the  prostate may move with  respect  to  the 
bones, and standard x‐ray imaging may not offer sufficient contrast to image such targets 
directly. Therefore other techniques have been introduced to deal with this problem, e.g. 








attractive  alternative  for  imaging  radiotherapy  targets  outside  the  skull  and  lung.  US 
imaging systems offer nonionizing, real‐time volumetric imaging with excellent soft‐tissue 
contrast and  is commonly used for  image guidance  in brachytherapy (robotic20 and non‐
robotic21), biopsy22, and other medical procedures. Rapidly developing  two‐  ,  three‐ and 

















In  this Chapter 1, a general  introduction  is given on  the background and  importance of 
image  guided  radiotherapy, with  a  focus  on  the  use  of  ultrasound.  A more  elaborate 
overview on the use of ultrasound guided radiotherapy is presented in Chapter 2, where a 
review of published methods  is given. The  role of US  imaging  for  treatment planning  is 
Introduction and outline of the thesis  13 









involved  in  the workflow  of US  scanning  for  prostate  cancer  patients. We  studied  the 
inter‐ and intra‐operator variability of 3DUS intramodality matching, and the influence of 
inter‐operator probe pressure on the prostate position while using a strict bladder filling 







Normally one would need  (CB)CT  for  this but  in  this  chapter  a method  is presented  in 
which  a pseudo‐CT  image  is  created based on  the planning CT  and  a deformation  field 
calculated between two US images.  
Finally Chapter 7 includes a discussion of the presented studies and concludes with a 
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In modern  radiotherapy, verification of  the  treatment  to ensure  the  target  receives  the 
















Radiotherapy  (RT) aims  to destroy  tumor  tissue while  sparing normal  tissue as much as 
possible. To  this end, a  therapy plan must be prepared, based on patient anatomy and 
physical density provided by a simulation  (SIM)  image. Typically this  is a kilovoltage  (kV) 
computed  tomography  (CT)  image, which  provides  tissue  density  information  for  dose 
calculation2. At the planning stage regions of  interest (ROI) of the patient are contoured, 
identifying  the  target(s) and  the organs at risk  (OAR). Other  imaging modalities, such as 




tainties  in  the  RT  process9,  e.g.,  setup  errors,  organ motion,  and  organ  volume/shape 
changes. Margins  are  selected  to minimize  the  radiation  toxicity  to  the OARs, without 
introducing a risk of missing the target10. The dose distribution  is then calculated using a 
treatment planning  system  (TPS). The dose  is delivered  to  the patient at  the  treatment 
stage (TX) in a certain number of fractions. 
At TX, it is paramount to accurately reproduce the position of the patient which exist‐









well established  techniques. At TX, bony  structures are  localized and,  if  their position  is 
different from their SIM position, a correction is applied to the patient’s position. Howev‐
er,  soft  tissue  targets  such  as  the  prostate may move with  respect  to  the  bones,  and 




Among  the  IGRT  techniques  there  is a growing  interest  in US  imaging, which offers 
rapidly  developing  two‐dimensional  (2D),  three‐dimensional  (3D)  and  four‐dimensional 
(4D)  anatomical  and  functional  imaging  capabilities  for  inter‐fraction  and  intra‐fraction 
imaging. Some earlier review papers have dealt with US‐based anatomical localization18 or 
3DUS  technology19. The current review and  its companion review paper1 are  the  first  to 
cover extensively the recent progress and growing applications of modern US  imaging  in 
RT. This  review will  focus on past and new developments of quantitative US  imaging at 
SIM and TX stages, in particular for inter‐fraction motion monitoring. After a brief compar‐
ison  to other  IGRT  imaging methods,  the  role of US  imaging  in  the RT workflow will be 
outlined. This is followed by a brief description of US technology, as employed in RT. The 
Chapter 2 18 

















mentary  information to other  imaging systems24. US  imaging has relatively short acquisi‐
tion times, comparable to e.g. CT imaging, but it requires currently manual operation of an 
US transducer  in most applications.  It  is a modality mostly suited for soft tissue  imaging; 
US waves do not propagate easily through air or bones, so applications in lung and brain 








enables  real‐time  automated  structure  segmentation  and motion  compensation  during 
treatment1 facilitating adaptive treatment correction. Due to the limited field of view, US 
images  cannot be used directly  for  treatment planning, but may provide  structure  con‐
tours which may  be  fused with  images  from  another modality  for  treatment  planning. 
They lack electron density information, which is required for heterogeneous dose calcula‐
tion. 
US  imaging was  (and still partially  is) considered a user dependent  imaging modality 
with demonstrated inter‐user variability32, 33. The act of US scanning has been reported to 
cause  clinically  significant  tissue  displacement35. Moreover,  it must  be  noted  that  US 
scanning requires specific skills and training, which are typically not part of the education 
of the radiation oncology staff. To help resolve these issues, specific scan protocols aimed 
at minimizing  user  dependence  and  excessive  transducer  pressure  on  the  skin  can  be 
US IGRT topical review  19 
introduced.  To  improve  quantitative  reliability  of  US  systems,  advanced  transducers, 
viscous coupling gels, scan directions calculated by computers, speed of sound (SOS) error 
correction36,  robotic probe holders,  immobile phased arrays, etc. have been  introduced. 









From  the  late 1970s US  imaging made a  slow entry  in  the RT environment  for planning 
purposes39. About 15 years ago, 2DUS  technology was  introduced  for  imaging at  the TX 
stage, primarily with the B‐mode acquisition and targeting system (BAT; Nomos, Cranberry 
Township,  PA, USA). At  TX, patient  setup  could be  performed  based not  only  on  bony 
structures (as e.g. with megavoltage (MV) CBCT or  implanted FM), but on the shape and 
absolute position  in space of the soft tissue targets. This soft tissue based approach had 
also  been  reported  using  kilovoltage  CT  (kVCT)  in  the  treatment  room  (CT‐on‐rail40). 







with  Autoscan,  Elekta).  A mechanically  swept  transducer  continuously  scans  the  target 




in  figure 1.  In  the  initial steps, US can help with contouring  targets and designing  treat‐
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Figure 1: US  imaging  in the RT workflow. The middle row shows the steps  involved  in RT. The  large 
arrow indicates the temporal direction. The top row identifies the type of input which can be provid‐
ed  by  US  imaging.  Boxes with  dashed  outlines  are  the  applications  not  yet  clinically  commonly 
available. The bottom row shows the feedback loops which can be assisted by US: patient positioning 
or  treatment plans can be adapted based on the new position of  targets provided by US  (IGRT) or 





Figure 2: (a)  A  single  element US  probe with  its  components.  (b)  A  linear  array  transducer with 
indication of a  line of view and  the  three directions corresponding  to axial  (X), elevational  (Y) and 
lateral  (Z) US  beam  dimensions  from  a  single  acoustic  aperture.  (c)  The  field  of  view  of  a  linear 





























the most  commonly used  in RT. The  reader  is again  referred  to  the  literature  for more 
details. 
3DUS imaging 
Conventional  2DUS  images  are  scanned  at  arbitrary  angles  through  the  body. Multiple 
images are  then combined by  the operator  to  form a mental  image of  the 3D anatomy. 
This  process  depends  heavily  on  the  operator’s  skills  and  is  inherently  qualitative.  For 













allow  the measurement of  the  transducer’s position and orientation while  it  is scanning 
the  volume.  This  information  is  then  coupled  with  the  images  to  reconstruct  a  3D 
volume64.  The  most  commonly  used  tracking  systems  are  robotic  arms65,  acoustic 
sensors66,  optical  sensors67, magnetic  sensors  and  speckle  decorrelation68.  In  the  third 








a high  contrast  is present between different  tissues,  allowing  surface  reconstruction of 















due  to  the  US  device  used,  the  operator  scan  technique  or  to  US  physics.  Frequently 







strong  reflectors  in  the beam path. Objects with very high or very  low echogenicity can 
cause enhancement or shadowing behind the structure. If excessive pressure is applied by 





value  ranges  from  1450 m  s−1  (fat)  to  1700 m  s−1  (tendons)76,  77.  Since  the  positions  of 




Linear  scans  produce  rectangular  images  where  the  lines  of  view  (a‐lines)  have  good 
correspondence with  the  vertical  columns of pixels  in  each 2D  image.  For  sector  scans 
produced with curvilinear probes or phased arrays the image has a fan shape. Typically the 




depends on  the spatial pulse  length  (SPL).  If  the separation  in  the  longitudinal direction 
between  two  reflectors  is  smaller  than ½SPL  then  the  reflected pulses overlap and  the 
reflectors are unresolved. For example, at 5 MHz frequency a typical pulse composed of 
three  cycles  has  a  SPL  of  0.93 mm.  This means  that  the  best  resolution  achievable  is 
½(0.93 mm) = 0.47 mm. 
The lateral resolution is in the direction perpendicular to the axial direction but within 




The  elevational  resolution  is  in  the  third orthogonal  direction  (Y direction  in  figure 
2(b)). Elevational resolution  is dependent on the transducer element height  in much the 
same way that the lateral resolution is dependent on the transducer element width. 









the movement of the US transducer and software  is used to determine  its position  (e.g. 
BAT system). For optical tracking, infrared (IR) light emitting diodes (LEDs) or reflectors are 
attached  to  the probe  to  localize  the probe position via  room‐mounted optical cameras 
and  to  retrieve  the corresponding  room position of  the US  images  (e.g. BAT and Clarity 
systems). Both  systems  require  spatial  calibration  to  relate  the probe position  to  treat‐
ment  room  coordinates. Bouchet  et  al.78 developed  a method of  spatial  calibration  for 
both 2D and 3D  systems. A  specially designed phantom  containing nylon wires used  to 
generate  references  for  spatial  localization was used  to  calibrate a 3DUS  system with a 
reported mean accuracy of 0.2, 0.9 and 0.6 mm AP,  lateral and axial. Poon and Rohling79 
compared  three calibration methods  for 3DUS  transducers. A phantom, with nylon wire 









and  breast  cancers,  although  other  sites  are  sometimes  imaged  such  as  liver,  kidney, 
pancreas81 and lymph nodes in head and neck patients82. Prostate delineation can benefit 
particularly  from US  imaging  because  the  organ  is  located  beneath  the  bladder which, 
when full, creates an easily recognizable bladder–prostate interface due its low echogenic‐
ity. Also, seminal vesicles can be properly identified, especially when transrectal (TRUS) or 
transperineal US  systems  are  used.  Extensive  literature  is  available  about  (semi‐)  auto‐
mated segmentation methodologies for prostate  (see Ghose et al.83 for a review). These 
techniques can be classified into different categories: contour‐ and shape‐based methods; 
region‐based methods;  supervised  and unsupervised  classification methods;  and  hybrid 
methods. Even if 3D volumes are available, most of the algorithms are based on 2D projec‐
tions84‐86, possibly using information from nearby slices87. But since the introduction of 3D 
systems, more  sophisticated  algorithms  are  being  developed.  Also US‐based  functional 
imaging  is  gaining  popularity  as  a  source  of  information  for  target  identification.  For 
example,  contrast enhanced US  (CEUS)  can be used  to detect pathological angiogenesis 
inside  the  prostate88.  Also,  other  biomarkers  of  cancer  can  be  imaged  with  US 
techniques89. The information can then be used to create a biological target volume (BTV). 
For  gynecological  applications  (endometrial  or  cervical  cancer)  target  definition  is 
generally  complex due  to  the presence of multiple  structures, which move and deform 
Chapter 2 26 






has  been  the most  important  application  of US  guidance  in  RT  and  image  registration 
techniques were mainly  focused  on  this  organ.  Some work was  also  published  on  the 
liver91, where a  rigid  registration between US and MR  liver  images was based on major 
vessels as template matching points. Deformable registration of the liver using a model of 













(MRS)  image  volumes were  registered  to  US/CT  images with  the  assumption  that  any 
position  inside the prostate did not change with respect to the prostate contour and the 
center of mass.  In general, one of the major  issues connected with deformable registra‐




At  this moment,  4DCT104  is  commonly  used  to  determine  the  internal  target  volume, 

















US  IGRT  systems  can be divided  in  two  categories:  intermodality and  intramodality  sys‐




The  first generation US  IGRT systems were 2D  intermodality systems. An example  is 
the B‐mode Acquisition and Targeting (BAT) system (Best Nomos, Pittsburgh, PA, USA) of 
the  late  90s.  Later  3DUS  imaging  systems,  like  the  SonArray  system  (Varian Medical 
Systems, Palo Alto, CA) from the early 2000s frequently used the intermodality approach. 
The  Clarity  system  (Elekta,  Stockholm,  Sweden),  which  is  a  quantitative  intramodality 
3DUS  IGRT  system,  appeared  around  2004.  It  is  interesting  to  note  the  concurrent  re‐
search outside of the IGRT field on intermodality 3DUS image registration, and commercial 
development of systems for image guided surgery and biopsy, where similar technologies 




contours  need  to  be  aligned  with  the  delineated  target  contours  of  the  planning  CT. 
Because the US image guidance workflow is restricted to the TX stage, only one US system 




CT  contours  can  be  challenging  and  error  prone.  SOS  image  aberrations  due  to  use  of 




With  an  intramodality  system  the US  image  guidance workflow  begins  at  the  SIM 
stage. Either  immediately before or after  the CT acquisition a  reference US  is acquired. 
During subsequent TX fractions, at the matching stage the contours from this reference US 
are aligned with the daily US images. Although the TX step of the intramodality system is 
less  sensitive  to  alignment  errors,  the  complete  workflow  contains  extra  registration 
procedures, which may  increase  the  susceptibility of  the patient positioning process  to 
error. Proper training, accurate calibrations, strict quality control, and good understanding 
of the complete process can contribute to a decrease of this error susceptibility. 






itself has  to be accurate22,  118,  123‐125. One of  the major concerns  for US  IGRT  is  the user 
variability. Not only  is  the acquisition of  the  image  for most US  systems  still performed 
manually, the images may also be more difficult to interpret than e.g. a CT or MR image. 
 Table 2. Commercial  (first 4  rows) and non‐commercial  (last  row) US  systems  for  inter‐fraction 
motion management in RT.   







































difficult  to  identify  on  an  US  image.  User  experience  and  training  have  been  shown  to 
improve the consistency and reproducibility of US image interpretation among users126, 127. 
In most US systems there are several time points at which the user variability can have 
an  influence; during  image  acquisition,  structure  contouring  and  at both  the  inter‐  and 
intramodality matching  stages.  For prostate126,  128‐131, breast132  and  liver133  some of  the 






US  image  acquisition/SIM. Another  study128 used  sequential CT  scans  and  a dummy US 
probe. There were also studies which only used the US modality to measure the prostate 
displacement35, 131. The maximum reported prostate displacements due to probe pressure 
ranged  from  no  displacement  to  5 mm  under  normal  conditions  and  up  to  10 mm  if 
(inappropriately) high pressure was  applied.  The average prostate displacement  for  the 
clinically applied pressure  is around 3 mm35,  128,  131. For  intramodality systems,  in  theory 
the probe pressure distortion is minimized when similar scanning procedures are used to 
acquire  the  images during SIM and TX stages;  the corrective shifts are derived as differ‐
ences  between  two  images,  both  affected  by  (ideally)  the  same  probe  pressure.  One 




matically  for the probe pressure119,  137,  138. Probe pressure can be avoided completely by 






techniques  are  true  gold  standards. Most  studies  compare  the  localization  from US  to 
another  IGRT  technique, where usually  the  reference  technique  is  already  clinically  im‐
plemented. Some studies reported clinically significant differences. This should not imme‐
diately  lead  to  the  conclusion  that  the US  IGRT  system  is  incorrect. Nonetheless, with 
clinically  significant differences between  systems, changing  from one  system  to another 
can result in a better or worse patient treatment. 
For breast and prostate  treatments,  the effects of acquiring US  images on  the daily 
treatment workflow are minimal. All US images can be acquired by the technologists and 
no  physician  involvement  is  necessary.  Extra  time  for US  scans may  be  offset  by  time 
saved by omitting  the FM  implantation. The  time necessary  to accomplish  the complete 
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Comparisons with other IGRT modalities 




CBCT  the  soft  tissue  contrast  is moderate, and  in portal  imaging only objects with high 
densities such as bones are easily visible. To compensate  for  lack of contrast,  implanted 





ever, requires  large treatment rooms. US  imaging systems are  less space consuming and 
less costly, but require patient contact and a user or robot‐arm in the treatment room. In 











OARs  that  caused  it  to move  prior  to  RT  treatment.  An US  study  of  the  inter‐fraction 
prostate displacement  from  the planning position  found an average 3D displacement of 
about 7.8 mm17,  149. When  analyzed  in  each dimension, 31‐38% of displacements were 









FMs as a surrogate for the prostate  location13. FM  implantation  is not always feasible or 
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Several  publications  comparing  2DUS  and  FM‐based  x‐ray  imaging  prostate  localization 
methods have raised concerns regarding the accuracy of US‐based techniques33, 42, 156. The 
main concerns are US user variability and abdominal probe pressure causing organ mo‐

















With FM:  invasive,  risk of  infection/bleeding, migra‐
tion, presence of FM can perturb dose 158‐161. 
 




Extra  radiation  dose,  not  commonly  available  in 
treatment  room,  moderate  contrast  without  FM. 















Image  acquisition  uses  patient  contact  and  is  user 










which  are  affected  similarly by  the probe pressure,  the  target displacement will be  re‐












US‐based  stereotactic  guidance  is  a  safe  method  for 
correcting patient positioning (BAT system:165, 166, SonArray 
system:  167). Dosimetric  evaluation  studies  show  a better 
dose  coverage  when  US  IGRT  shift  implemented  (BAT 
system:  168,  169,  Clarity  system:  170).  In  one  study  171,  the 
degradation  of  the  treatment  plan  using  US  IGRT  was 
higher compared to MVCT.  
Practical  issues: modest  increase  in  treatment  setup  time 
166.  Adequate  bladder  filling  and modest  probe  pressure 





















Image  quality  of  95%  of  daily  US  images  with  BAT  was 
acceptable  for  patient  positioning.  In  3%  of  the  cases, 
major  alignment  errors  remained  141.  Particularly  large 









































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































                           
as 
US IGRT topical review  35 
















































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































                     
Chapter 2 36 
Comparisons of US with CT+FM gave  conflicting  conclusions, even  though  the  reported 




Discrepancies between a  reference modality and US  led  to unfavorable  conclusions 
towards US  in some studies42,  142,  175,  176 even  though these discrepancies may be due  to 
uncertainties  in  the  reference modality. For  instance  in some studies42,  131,  156,  164  the CT 
images were acquired  less  than a week after FM  implantation, which makes  it probable 
that the FM were not yet fully anchored. Also larger US displacements sometimes resulted 
in  negative  conclusions  since  this  resulted  in  undesirable  larger  PTV margins.  In  these 
studies, overestimation of the prostate motion with US was assumed to be more probable 
than underestimation with  FM.  Studies  comparing US  to EPI  and/or CBCT with  a  linear 
regression analysis41, 131, 162, 163, 165, 177 found these techniques to be comparable (table 6, R 
= 0.44‐0.88 (AP), 0.24‐0.91 (LR), 0.12‐0.87 (SI)). Clinical workflow and the patient’s prefer‐









electron  beams,  or  in more  recent  clinical  practice,  by  photon  beams. Over  time,  the 
target may change in size, shape and position due to patient setup, breast edema, tissue 
remodeling  in  the  cavity,  changes  in  post‐operative  breast  anatomy,  and  respiratory 
motion. To ensure accurate delivery of  the boost  radiation some  form of breast  IGRT  is 





ray  imaging with  kV or MV photons, CT or CBCT  imaging, MRI and US  imaging.  Several 




(i.e.  liquid  filled) and  the surrounding  tissue are visible. All  the  imaging modalities men‐






RT.  In  older  studies,  planar  x‐ray  imaging with  implanted  FM was mostly  used, which 
evolved  into CT or CBCT  imaging, with or without  FM. The use of  FM as  an  IGRT  ‘gold 




  Table 7. Comparison of breast  imaging modalities  (all non‐invasive,  if FM are  implanted during 
lumpectomy). 
 













Extra  radiation  dose,  moderate  contrast  of  seroma 
cavity, not commonly available in treatment room, use 
of  original  planning  CT  for  boost  planning  may  be 
inadequate due to cavity changes 186.  
With FM: FM migration, FM cannot define cavity fully 







Cavity more  difficult  to  see  with  time  post‐surgery, 
cavity  visibility  lower  for  smaller  breast  and  young 


















The  first studies to  investigate 2DUS  imaging  for breast RT appeared  in the  late 90s and 
early 2000s187, 194‐196. These studies were concerned with electron boost except one which 
explored  US  imaging  for  breast  brachytherapy194.  These  early  reports  established  the 
usefulness of US  imaging  for breast RT, but also pointed out that US cavity volumes can 









tion using a camera  to  track  the US probe motion with  IR emitters. This  technique had 
been reported earlier for prostate US  imaging. The 3DUS system employed was a Diasus 
(Dynamic  Imaging,  Livingston,  Scotland, UK).  They used  a dedicated US  camera‐tracked 








used  the Restitu  system  (now Clarity: Elekta,  Stockholm,  Sweden). They  also  registered 
3DUS and CT  images and didn’t use FM. Figure 5  from  this work  compares  the  seroma 
cavity as  seen on CT and US  images. They obtained a 3DUS‐CT  co‐registration  that was 
accurate to within 2 mm or less in 19/20 patients. They reported that CT seroma visibility 
 










the  consequences  of  target  localization  on  the  radiation  dose  to  the  target.  The  first 
study197  to  do  so  investigated  dose  variations  due  to  inter‐fraction  breast motion  for 
electron boost, using the Clarity 3DUS  imaging system. They found significant changes  in 
dose between different fractions; the mean dose to the CTV in the combined dose distri‐
bution  (from  3DUS  imaging)  deviated  from  that  of  the  reference  scenario where  a  CT 
image dose calculation  is performed only at the start of the boost treatments from 60% 
less  to 23% greater. Compared  to  the dose calculation based on  the  initial CT planning, 
even larger differences could be obtained. 






scar. This  then provides an external anatomy  landmark,  in conjunction with  the  internal 
seroma cavity landmark, in the beam’s eye view. The aforementioned 3DUS breast studies 
clearly  indicate  the usefulness of 3DUS  imaging as an adjoint  to CT  imaging, with some‐
times clear advantages over CT. 
Another imaging modality that has been explored for breast RT is CBCT188‐190, 199‐201. In 
many cases CBCT  imaging  is used  to match chest wall and skin surface, due  to the poor 
visibility of  the cavity. These  images  suffer more  from  scatter artefacts  than CT  images, 







add much  improvement  to  CT‐defined  targets191.  Implantable markers  for  US  imaging 
exist, but to our knowledge have not been reported yet in the literature for use in breast 
RT.  CEUS  imaging  to  distinguish  diagnostically malignant  from  benign  breast  tissue  has 





scanning  is done with minimal probe pressure and using a high viscosity gel8,  186,  197,  198. 
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One study mentioned an algorithm to correct US images for pressure119, 137. 2DUS appears 
sufficient  for  surgical  cavity  imaging  for  simple  boost  fields  but  3DUS  is  preferred  for 
complex conformal photon boost studies or APBI8, 193. In many older studies of US versus 
CT only cavity visibility, or dimensions (e.g. distal cavity wall depth from skin surface) were 




no  influence according to some196  (2DUS study), while others  found that smaller breasts 
decreased  visibility187  (2DUS  study).  Some  studies  reported  that  the US  visibility  didn’t 














Some studies reported  the US cavity  to appear more shallow187 which may  indicate SOS 
aberration113. 
Other sites 





but  it  is now no  longer marketed. They achieved a spatial accuracy of 1.5 mm, which  is 
vital for stereotactic treatments. In 2004 the utility of the BAT system was investigated for 












cm)  for pancreatic RT  in the absence of  image guidance. These data  indicate that  image 




IGRT BAT procedure  (without breathing  control)  in a  comparison  study against CBCT207. 
Three out of the 15 patients were excluded due to unsatisfactory image quality for the US 
images.  In 7 patients the quality of the US  images was good;  in the other 5 patients the 
quality was satisfactory. For the good quality US images the average differences (± stand‐
ard deviation  (SD)) between US and CBCT  IGRT were  (‐0.1 ± 3.11) mm  in  the  left–right 













inter‐fraction volume of  five patients was 50%  larger  than  the  reference US volume as‐
sessed at time of CT scanning and planning. Systematic  intra‐fraction volume  increase of 
bladder can be expected at a commonly assumed  rate of ~1 cm3 min−1. This  study con‐
firmed  a  measurable  intra‐fraction  increase  in  bladder  volume  in  89%  of  cases,  with 
results  varying  highly  among  patients.  Potential  infringements  on  bladder  treatment 
margins  and/or  over‐irradiation  of  normal  tissue were  frequently  seen  in  this work.  It 
would appear that for bladder RT daily image guidance is essential, but this would benefit 
from a 3DUS  technique.  In  two somewhat related publications, 3DUS  full bladder meas‐








The use of US  IGRT for the direct  imaging and positioning of gynecological sites  is  in 
development, but not many studies have been published yet. The use of 2DUS was suc‐
cessfully  introduced  for  cervix  brachytherapy214,  and  recently  a  phantom  and  a  patient 
study from the same group were reported with a 3DUS‐system for external RT215, 216. 
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transducers  operating  around  10 MHz  (superficial  imaging).  It  has  been  used  for  e.g. 
assessing radiation‐induced xerostomia  (dry mouth) by quantifying  tissue  texture217, and 
for imaging the radiation effects on pediatric thyroid glands218. See also O’Shea et al.1. The 
only 3DUS head & neck study that we are aware of was published as conference proceed‐
ings219  and  attempted  to  quantify  the  temporal  volumetric  evolution  of  cervical  lymph 
nodes throughout a course of RT, with the aim of aiding adaptive RT.  






From  this  review  it  is  clear  that  US  imaging  is  a mature  imaging  technology, which  is 
available for image guidance applications in RT. The reality is, however, that far fewer RT 














improved  significantly  recently. Several novel applications of US  to RT will be discussed 
extensively in the companion review paper1. These techniques show that US imaging also 
has the potential to provide advanced functional imaging over x‐ray based imaging. Most 
verification  imaging  currently  done  in  RT  is  for  inter‐fraction motion.  For  intra‐fraction 
motion,  US  imaging  can  play  an  important  role.  It  can  be  used  to  quantify motion  of 




ing user‐independent and automatic. Some  recent advances have been  reported  in  this 
direction by using  robotic operatorless  systems31.  These  first  efforts may  lead  to novel 
concepts, such as adhesive US probes with phased crystal arrays, obviating the need  for 




intra‐fraction  motion  management,  and  eventually  providing  direct  feedback  to  the 
irradiation system. 
Much work  is also being done to segment structures automatically  in real time, and 
one  can  envisage  applications  such  as  real‐time  dose  display  based  on  anatomical  3D 
deformation fields derived from daily US imaging. Real‐time display of the 3D differences 
between  the planned and  the delivered dose will  then also be within  reach. These new 
developments, in combination with automated operator‐less imaging may lead to a much 
higher clinical acceptance of the US IGRT technique in RT. 
The  current applications of  IGRT  in particle beam  therapy are  limited, but with  the 
growing popularity of  this  form of  therapy the need  for  image guidance  in  this  field will 
also  increase. US  imaging may have a new opportunity to be  integrated with the particle 
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reference  ultrasound  images.  Nevertheless,  because  the  actual  treatment  planning  is 
based on a  reference  computed  tomography  image, and not on a  reference ultrasound 




rotations of ultrasound or  computed  tomography  images.  The  consequences of  several 
workflow procedures were tested with a phantom setup. As  long as the reference ultra‐











Current quantitative ultrasound  (US)  image‐guided  radiotherapy  (IGRT)  systems1  can be 
divided into two categories: intermodality and intramodality systems (Figure 1). With the 
intermodality  systems,  such  as  the  B‐mode  acquisition  and  targeting  system(BAT,  Best 
Nomos, Pittsburg, Pennsylvania),2, 3  the US images acquired at the treatment stage (UStx) 
are  compared  to  the  reference  computed  tomography  (CT)  image  acquired  during  the 
simulation stage. The  intramodality approach entails comparison of an UStx  image with a 
reference US (USref) image, acquired at the time of CT simulation, and therefore compares 




workflow  contains  extra  registration  steps  and procedures  that may  increase  the  error 
susceptibility. Because  the actual  treatment planning  is based on a  reference CT  image, 
and not on an USref image, the accuracy of intramodality image guidance systems depends 
on the correct intermodality registration of the patient’s USref scan and the planning CT. In 



















of  user  dependence  that may  affect  the  accuracy  of  the  positioning  of  intramodality 
systems. 
In  this work, we  investigate  the  potential  consequences  for  the  intramodality  ap‐
proach when the CT and USref scans are not acquired in the same patient position, simulat‐
ing uncertainties that may occur in daily practice due to a variety of reasons (e.g., patient 

















als  (metal markers) are patched on  the patient’s skin at the outer  intersection points of 
the room lasers (defining the CT reference point). The CT and USref images are acquired in 
quick succession with the patient  in the same position. (The US scan is acquired with the 
patient  aligned  to  the  positioning  laser  outside  the  CT‐bore.  Directly  following  this US 
scan, the CT table is shifted inside the bore and a CT is acquired. The lasers correspond to 
the CT reference point through a calibration procedure.) On a workstation the simulation 
isocenter  is  identified on  the CT, and  the  registered USref  is overlayed  to  form a CT–US 
fusion. Once  the  treatment plan  is complete,  the  isocenter  information  is  transferred  to 
the treatment unit and transformed from simulation to treatment coordinates. An  initial 
isoshift  (from  the USref  reference point  to  the  radiation beams  isocenter  location)  is  re‐
ported and is based on the intermodality fusion of the patient USref and CT images. 
For every radiotherapy fraction, the patient is aligned to the room lasers, and the ac‐













Reference situation  Correct alignment    Correct alignment 
1  Shifted    Correct alignment 
2  Correct alignment    Shifted 
3  Shifted  =  Shifted 
4  Shifted  ≠  Shifted 
5  Correct alignment    Rotated 
 
The CT  and USref  images  are  assumed  to be  fused on  the Clarity workstation using  the 
alignment of  the  reference point  (Figure 2). The USref  reference point  is defined as  the 
intersection  point  of  the  room  lasers  (point  L  at  intersection  of  dashed  lines).  The  CT 

















this  is  based  on  the  planning  CT  and  the  patient  positioning  is  based  on US  guidance. 
When  mismatches  between  the  CT  and  USref  scans  are  detected,  the  recommended 
(Clarity system user guide), yet time‐consuming, procedure  is to reacquire the scans. An 















instead of the other way around. This will result  in an  incorrect  initial proposed  isoshift. 
Fortunately, since the USref and CT images are made to match, the position of the isocen‐
ter and radiation beams is correct. When the reference guidance structure will be made to 











the  ‘‘Consequences for positioning’’ as can be seen  in the right column of the table,  it  is 
assumed that the patient is positioned on the room lasers of the treatment room. Howev‐
er,  the  correct  treatment alignment  is  independent of  the  initial patient position  in  the 
treatment room. The starting position in the treatment room will have an influence on the 
proposed  US‐Guide‐based  correction  shift,  yet  the  final  treatment  position will  be  the 
same.  In case of rotational differences, none of the matching actions will  lead to correct 
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In  the  case of  SOS aberrations,  correct  automatic  intermodality  fusion  could  give  a 
visual mismatch between the CT and the USref images. Yet, this mismatch is not because of 
patient motion,  laser offsets, or  incorrect  calibration but due  to  SOS errors  resulting  in 
apparent shifts in the USref image. If the mismatch in the CT–USref fusion was corrected in 
this  case, an error of another nature would be  introduced  instead of correcting  for  the 
mismatch error due to a shift. Therefore, the consequences described in Table 2 are only 






system  (1540 m/s).  In clinical cases, manual CT–USref  fusion without SOS correction may 
result  in residual positioning errors or may even  introduce them. This  is a complex  issue 
that was recently studied by Fontanarosa et al.13, 14 
Furthermore, the accuracy of manual fusion depends on the matching skills of the op‐
erator  and will  therefore  affect  the  accuracy  of  the  positioning.  For  the  intramodality 
matching,  the  inter‐operator variability was  found  to be 1.3 mm, 1.4 mm, and 1.8 mm, 
respectively,  in  the  left–right,  anterior–posterior,  and  superior–inferior  direction.10  For 
manual  intermodality matching,  this  variability  is  not  expected  to  be  smaller  since  the 
tissue boundaries in CT and US are depicted very differently.16‐19 Although some of these 
errors  might  be  intercepted  by  the  safety  margins  used  for  treatment  planning,  and 









Patient Position  CT Ref. point  Match  Action to get a match  Consequence for positioning 
CT Shifted, 
USref on laser 



















































the  registration of  the CT; SOS aberrations are  taken  into account12,  15    in  intermodality 
image fusion, and preferably also during the  intramodality procedures (both US  images); 




ing of  the  (SOS corrected) USref scan  to  the CT scan, which  is  the reference because the 
actual treatment planning is based on the CT and not on an USref. In case of rotations, this 





a mismatch or  rotations, we always  recommend  rescanning of  the patient  (both CT and 
USref). One should be aware that registration errors may go undetected. 
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The  results  from  the phantom measurements are  shown  in Table A. The  last  three  col‐
umns contain the difference between the US‐Guide based shift and the theoretical correct 
shift from the treatment planning system. Notice that, when the US‐Guide positioning  is 







































daily  in‐room prostate  localization, and  compared  to prostate  localization based on  im‐
planted fiducial markers (FMs). 
Methods:  Thirteen prostate patients underwent multiple US  scans during  treatment. A 












drawn  on  the  superiority  of  either method.  Because US  imaging  captures  the  prostate 





To  allow  for  safe  delivery  of  intensity‐modulated  high  radiation  doses,  image  guided 
radiotherapy  (IGRT) has become a  crucial paradigm. For prostate  treatment, one of  the 
most  established methods  is  to  use megavolt  (MV)  electronic  portal  imaging  (EPI)  in 
combination  with  implanted  fiducial markers  (FMs)  as  a  prostate  location  surrogate.1 
However,  FM  implantation  is  not without  risk  and  not  always  feasible.  Infections  and 
bleeding2, 3 are well‐known complications in this procedure.4, 5 In addition, the presence of 
the  FMs  can  cause  localized differences between  the  calculated and delivered dose  for 
various treatment modalities.6‐9 Various other imaging methods have been investigated to 
localize  the  prostate  during  treatment:  prostate  implanted  electromagnetic 
transponders,10 kilovolt (kV) projection  imaging or MV‐EPI11 of the bony anatomy, calcifi‐
cation and soft  tissue  imaging with cone beam computed  tomography  (CBCT),12,  13 mag‐
netic  resonance  imaging  (MRI),14 and ultrasound  (US)  imaging.15‐20  In particular,  the  last 
three techniques in which the prostate itself is visualized may offer it might be an alterna‐
tive for prostate localization when FMs are not desirable. The latter technique is currently 






in  several  planes.  Several  publications  using  2DUS  intermodality  prostate  localization 
methods  have  raised  concerns  regarding  the  accuracy  of  US‐based  techniques  due  to 
issues  such  as  transducer  pressure  induced  prostate motion,21‐23  speed  of  sound  (SOS) 
errors,24‐27 and  image  quality.  Current  3DUS  imaging  systems  frequently  still  use  the 
intermodality approach. A quantitative intramodality 3DUS system was introduced (Clarity 
system, Elekta, Stockholm, Sweden) several years ago. The intramodality approach entails 
that US  images acquired  in  the  treatment  room are compared  to a  reference US  image 
acquired  at  the  time  of  CT  simulation.  This  approach  should  facilitate matching  proce‐
dures. 
Significant differences between  the  inter‐ and  intramodality approaches were  found 
in  a  comparison  study.28  Task  Group  154  of  the  American  Association  of  Physicists  in 





In  the present study we determined  the  influence of various  factors  involved  in  the 
workflow of US  scanning  for prostate  cancer patients. We  studied  the  inter‐  and  intra‐
operator variability of 3DUS  intramodality matching, and  the  influence of  inter‐operator 
probe pressure on  the prostate position while using a strict bladder  filling protocol. The 
3DUS prostate  localization was compared to MV EPI  localization based on FMs  in a small 
patient study. With this study we highlight a number of issues that influence the accuracy 
Chapter 4 74 















would  lead  to  a  combined uncertainty  for  the whole  quality  assurance  procedure  (i.e., 
calibration, phantom positioning,  image tracking,  image fusion, etc.) of 1.4 mm. Monthly 
quality control (QC)  is warranted to ensure that the system uncertainty does not exceed 
this  level  (From March  2010  until March  2011,  our  average  QC  results  for  the whole 
system were 0.74 ± 0.57 mm). 
For  the Clarity workflow, all patients  received a  reference US  scan  (USSim; 3.5 MHz) 
immediately before or after the planning CT‐scan  (SOMATOM Sensation Open, Syngo CT 
2006A, Siemens, Germany; voxels: 1 × 1 mm2 × 3 mm  slice  thickness) at  the  simulation 
stage. Both  scans were performed  in  the exact  same  supine patient position,  stabilized 
with knee fix and foot support, resulting in a correct automatic fusion of the USSim scan to 
the  planning  CT.  At  the  US  workstation,  a  guidance  structure  is  delineated  semi‐
automatically on  the USSim scan,  to define a positioning reference  (reference positioning 
volume,  RPV).  In  the  case  of  prostate  cancer  patients,  the  RPV  is most  commonly  the 
prostate  itself.  If the pubic bone casts a  large shadow over the prostate, the part of the 
prostate  that  is  still  easily  distinguishable  on  USsim  is  used  as  the  RPV.  The  treatment 
isocenter and  the  radiation beams are  imported. At  treatment stage,  the RPV volume  is 
copied onto  the current daily US  scan  (UStx; 3.5 MHz) and moved manually  in  three or‐
thogonal directions by the operator until  it corresponds to the current prostate position 
(Figure 1). An automatic adapt  function adjusts  the  reference  contour elastically  to  the 
gray level boundaries of the prostate in the UStx scan.30, 31 To obtain the optimal overlap of 
both volumes, the calculated shift is based on surface matching where segments that fall 





The normal workflow would entail US‐based patient  shifts  in  three directions  to  realign 
















Figure  2: Overview  of  the  scanning  and matching  variability 
tests. On the days with repeated scans (dark gray), the focus is 
on  the  scan  variability. On  the  days with  single  scans  (light 
gray), the matching procedure is emphasized. 
User variability 
For  this  part  of  the  study,  13  patients  scheduled  for  external  beam  radiotherapy  for 
prostate  cancer provided  their written  informed  consent  to  acquire  transabdominal US 
scans during simulation and every other treatment day [approved by the Internal Review 











by  one  operator  acquiring  two  scans  at  four  different  pressure  levels.  The  probe was 
positioned  at  the  level  of  the  superior  bladder  dome  and  pressure was  exerted  in  the 
posterior direction. The first  level of pressure, no pressure, was acquired with the probe 
just touching the skin. At the second level, low pressure, the probe was placed on the skin, 
resting with  its own weight on the abdomen. For the third  level  (intermediate pressure), 
the probe was pushed downwards with some pressure. The last level (high pressure) had 
the  probe  pushing  downwards with  pressure  close  to  patient  tolerance.  The  skin  dis‐




approaches  closely  the  low  pressure mode.  The  prostate  displacement,  defined  as  the 
average  difference  from  two measurements  normalized  to  the  no  pressure  level, was 
determined during the matching procedure. 
On the remaining days with single scans, the focus is on the RPV matching procedure. 
To  emphasize  the matching  reproducibility  of  the  operators  separately  (intra‐operator 
variability), per patient one scan is randomly selected and matched five times by the same 
operator. This  is repeated by a second operator. Finally, all the single scans are matched 














During  treatment  the patient was positioned using  the  room  lasers and  initial shifts 
were executed to place the target approximately  in the beam center. The US scans were 







two US  scans  focused  on  the  scanning  procedure was  used  to measure  the  intra‐  and 
inter‐operator  scanning  aspects  of  the  user  variability  of  the US  system.  To  obtain  the 
difference  in placement, per patient both  scans were matched by one  single user.  The 




For  the  inter‐operator  variability,  an  average  of  15  scans  per  patient was matched  by 
three operators. Per scan the SD of the three measurements was calculated and averaged 
per  patient.  The  final  inter‐operator matching  variability  is  the  average  SD  over  all  13 
patients. Because the measurements of the scanning variability are partially dependent on 
the matching procedure, and vice versa, both variabilities could not be completely sepa‐
rated. For  the probe pressure analysis,  the prostate displacement obtained  from  the US 
image  (the  average  difference  from  two measurements  normalized  to  the  no  pressure 
level) is per patient plotted against the skin displacement, measured by the ruler. 
The difference between MV EPI and US prostate  localization  is depicted  in a correla‐
tion plot, a Bland‐Altman plot,32 and a histogram. The correlation plot contains a regres‐
sion line and the coefficient of determination (R2). In the Bland‐Altman plot, the limits of 
agreement  (LoA)  (bias  ±1.96*SD)  cover  95%  of  the measurements  and  are  a measure 
whether the two methods are interchangeable. If the two limits are larger than a clinically 
relevant difference one would accept that changing the method to treat the patient will 





differences  are  from  an  approximately  normal  distribution;  frequency  histograms  are 
plotted to check if this assumption is valid. 
Speed of sound corrections in US imaging 
Quantitative US  scanning may  require  an  image  distortion  correction when  tissues  are 
imaged which have  a  SOS different  than  the  standard  value of  1540 m/s  employed by 




images  and  the  difference  between  the  two  is  a  second  order  effect.  Consequently  its 





little  importance  for  the present study. To  this end,  the reference USsim and CT‐scans of 









The  results  of  the  user  variability  for  scanning  and matching  are  shown  in  Table  1. As 
expected, for both operator steps the  intra‐operator variability  is smaller than the  inter‐
operator one. Furthermore,  the match variability  is smaller  than  the variability  for scan‐
ning.  This  is  because  both  variability  values  could  not  be measured  completely  inde‐




The prostate displacement due  to the probe pressure varies  from patient  to patient 
and is, in our patient population, not limited to one direction (Figure 3). In some patients 
even a shift opposite to the probe pressure direction was observed. 
The  total  displacement  vector  increases  when more  pressure  is  applied,  although 






Figure  3:  Prostate  motion  due  to  probe  pressure.  The  US 
prostate  displacement  (the  average  difference  from  two 








  Left‐Right (mm)  Anterior‐Posterior (mm)  Superior‐Inferior (mm) 
Scan variability (SD)     
Intra‐operator  1.8  2.2  2.7 
Inter‐operator  2.6  2.2  2.9 
Match variability (SD)     
Intra‐operator  0.8  0.7  1.0 
Inter‐operator  1.3  1.4  1.8 
 
Comparison of prostate localization from US and MV EPI FM imaging 







[LR,  Figure  4(b);  CILowerLimit:  ‐6.2–‐4.5 mm,  CIUpperLimit:  9.5–11.2 mm],  ‐8.9–10.2 mm  [SI, 
Figure  4(e);  CILowerLimit:  ‐10.0–‐7.8 mm,  CIUpperLimit:  9.1–11.2 mm],  and  ‐9.3–4.7 mm  [AP, 
Figure 4(h); CILowerLimit: ‐10.0–‐8.5 mm, CIUpperLimit: 3.9–5.5 mm]. For the LR direction, there 
is no correlation  (R2 = 0.06) between the two  localization methods  [Figure 4(a)].  In both 
the SI and AP direction, there is a moderate correlation [SI: R2 = 0.57, Figure 4(d); AP: R2 = 
0.77,  Figure  4(g)].  The  frequency  histograms  of  the  differences  follow  approximately  a 
normal distribution. 
Speed of sound corrections in US imaging 

































raised  concerns  regarding  the  accuracy of US‐based  techniques.33‐35  The main  concerns 
are about US user variability and abdominal pressure21‐23 causing organ motion. In the first 
part of this study the user variability of the 3DUS system was investigated. The US match‐
ing has a comparable procedure and  influence as  in manual FM alignment  in EPI  images. 
Indeed, the intra‐operator match variability of US (0.7–1.0 mm) is similar to the FM intra‐




















US‐Sima  1.0 mm  CT  1.5 mm  ½ CT slice thickness 
US‐Guidea  1.0 mm  EPI  0.4 mm  EPI resolution 
User variability  2.6 mm  Migration  0.6 & 0.5 mm  Σ & σ (Ref. 38) 
    Deformation  0.4 & 1.1 mm  Σ & σ (Ref. 39) 
    User variability  0.7 mm  Refs. 36 and 37 









aberration  and  the  transducer  pressure.  Due  to  strict  bladder  filling  protocols,  similar 
probe placement and  low probe pressure between USSim and UStx,  the  SOS artifact and 
movement due  to pressure will be  comparable during  simulation and  treatment.  In  the 
literature  sometimes  large  prostate  displacements  are  reported  due  to  US  probe 
pressure.21‐23  This  is probably due  to  excessive pressure on  the patient’s  skin which,  in 
particular  in radiology,  is believed to be necessary to acquire high quality  images. For US 
IGRT this is not needed in our experience and, as stated, for intramodality US systems the 
effect  is mitigated. Because the USSim and CT  images are made  in the same position and 
reference frame, the automatic fusion will neutralize the SOS artifact and pressure move‐
ment  in  the US  scan. This  is not  the  case  for  intermodality  systems where a  treatment 





its own weight on  the abdomen. This  led  to an adequate  imaging quality  to  locate  the 
prostate and minimal prostate displacement.  In the pressure test, the observed prostate 
shift opposite to the probe pressure direction can partially be explained by the fact that 
the pressure was applied  to  the bladder and not directly  to  the prostate  itself. Another 









Focusing  on  the  localization  comparison  of US  and  FMs,  there  seems  to  be  a  clinically 
relevant difference  (>5 mm  in at  least one direction)  in 56% of the patients  (for 10 mm, 
this  is 11%). The average difference between  the  two methods exceeds 2 mm  in  the LR 
and AP directions, while for the SI direction it remains below 1 mm. Remarkably, in partic‐
ular in the LR direction, the detected shifts are larger using US than with the use of FMs. In 




the  lateral boundary  in US  images could also explain the difference between US and the 
FMs, although this didn’t translate into a larger LR user variability than in the other direc‐
tions.  Patient motion  in‐between  the  acquisition  of  the  two  image modalities  or  intra‐
fractional prostate motion44 (‐0.1 mm (LR), 0.2 mm (SI), and 2.3 mm (AP)) could result  in 
this difference  in  shifts. However,  the  time between  the  two  scan was minimalized and 
the acquisition was repeated when patient motion was detected or suspected. 
Another issue is the SOS aberration. Although playing only a minimal role in this work 







ments  (LR:  10.3 mm,  SI:  10.2 mm,  AP:  ‐9.3 mm).  This  implies  that  FM  based  prostate 
localization  is not heedlessly  interchangeable with US, as  it will  lead  to an altered  treat‐
ment setup. In particular since the planning target volume margins are between 8 and 11 
mm. However, since neither method can be considered to be the absolute truth, this does 
not  imply  that prostate positioning with US  imaging  is worse  than  FM based  surrogate 
imaging. A study45 comparing soft tissue imaging with kV CBCT vs FM MV EPI reported LoA 
of 9 mm (LR: ‐4.1–3.9 mm, SI: ‐9.0–5.3 mm, AP: ‐4.0–9.3 mm), comparable to the value of 





in  centroid position of  the RPV  and  FMs  and  the  coverage of  the prostate  volume will 
result in different correction shifts. (In extreme cases a 2 mm difference for a 7° prostate 
rotation and a distance between centroids of 16.5 mm.) The geometrical characteristics of 
the prostate CT  contour,  the RPV,  and  the  FMs  are, per patient,  shown  in Table 4  and 
Figure 5. In all patients, the equivalent radius of the prostate CT contour is the largest,48‐50 




in  the orthogonal DRR 2D projections may  lead  to  ambiguities  in  the  correction of  the 
patient. For example, FM rotations visible in one plane will cause differences between the 
inter‐FM distances in the perpendicular plane. Being a surrogate for the prostate position, 






















    PCTC  RPV  PCTC  RPV  FMs  PCTC‐RPV PCTC‐FMs  RPV‐FMs Average vector   
  1  69.9  53.9  25.5  23.4  16.9  4.0  7.5  8.7  11.0   
  2  36.9  19.5  20.7  16.7  11.1  3.6  5.4  5.8  5.9   
  3  39.2  16.2  21.1  15.7  9.3  5.1  13.8  15.3  9.9   
  4  45.0  33.2  22.1  19.9  13.4  3.8  14.0  16.5  4.5   
  5  82.1  56.8  27.0  23.9  12.8  3.7  8.1  8.9  5.3   
  6  102.3  76.9  29.0  26.4  22.8  3.9  3.0  6.9  5.7   
  7  68.0  36.5  25.3  20.6  12.9  3.0  4.9  7.3  8.3   
  8  45.1  17.8  22.1  16.2  12.7  5.5  8.0  10.2  7.0   






rhagic and/or  infection  risks,  leading  in extreme cases  to a complication  rate of 20%.4,  5 
Known dose delivery  inaccuracies occur due  to  the presence of metal bodies  and  their 











the Clarity  system with a different workflow  than  in our  study, and  they  report  slightly 
larger variation between US and FM with a similar number of patients. They state that US 
cannot  safely  replace  FMs.  In  their  conclusion,  they  accept  the  FM  procedure  as  the 




patients,  the US  system was  compared  to CT. However,  they did not use  the  complete 
recommended US workflow; all the US images were acquired in the simulation room and 




the  treatment  room  should  be  applied.  Possible  re‐delineation  inaccuracies, which  are 











extra physician  involvement  is necessary; all US  images are acquired by the radiotherapy 
technologists. Time  and  staff  can even be  saved because of  the  redundancy of  the  FM 





tion), and avoidance of extra radiation burden prostate  localization with US  imaging  is a 
reasonable alternative  for patients  for whom FM MV EPI positioning  is not desirable.  In 
the clinical decision which positioning technique to choose, the treatment margins should 
also be taken into account. Patient preference towards a noninvasive procedure may also 
guide  the choice between  the  two methods. Our study has shown  though,  that  for 56% 
(decision criterion of 5 mm;  for 10 mm,  this  is 11%) of patients US  imaging may  lead  to 
significantly different shifts  in at  least one direction compared to FM EPI  imaging, which 
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lesions  is  often  hampered  by  motion  and  setup  errors.  We  combined  3‐dimensional 
ultrasound imaging (3DUS) and active breathing control (ABC) as an image guidance tool. 
Methods: We tested 3DUS  image guidance  in  the SBRT treatment of  liver  lesions  for 11 
patients with 88 treatment fractions. In 5 patients, 3DUS imaging was combined with ABC. 








Conclusions: 3DUS  imaging  for  IGRT of  liver  lesions  is  feasible, although using anatomic 





For  image guidance, 3‐dimensional ultrasound  imaging  in the stereotactic body radiation 
therapy of liver lesions is feasible. The use of surrogates in the close vicinity of lesions may 
be  needed.  The  accuracy  of  3‐dimensional  ultrasound  image  guidance  is  improved  by 





treatment with high  radiation doses while  limiting  the normal  liver dose. Accurate daily 
localization of the treatment target  is highly  important. Organ motion and patient setup 
are  potential  error  sources.  Currently,  image  guided  radiation  therapy  (IGRT)  is mostly 
based on x‐ray imaging (e.g., electronic portal imaging [EPI] and cone beam [CB] comput‐




strated  that  inter‐fractional  liver position  relative  to  the vertebral bodies  is a  source of 
geometric uncertainty. To alleviate the poor x‐ray  imaging contrast  in soft tissue, fiducial 
markers  have  been  proposed  as  a  surrogate. Marker‐guided  setup  accuracy  decreases 
with  increasing  distance  between  the  fiducial  markers  and  the  tumor2.  Furthermore, 
implanting fiducial markers is invasive and can result in tumor spread, liver inflammation, 
and  embolization3.  Although  kV  CBCT may  allow  visualization  of  liver  boundaries,  the 
lesion or nearby blood vessels are not clearly visible. Furthermore, CBCT  image quality  is 
limited because of breathing artifacts  leading  to motion aliasing. The  time  to acquire  a 






Ultrasound  (US)  imaging may  offer  a  solution.  In  radiation  therapy  this  is  a  fairly  new 
technique, although it has been used extensively for many years as 2‐dimensional (2D) US 
imaging in diagnostic radiology because of the high soft tissue contrast of US imaging. The 
feasibility  of  US  imaging  was  demonstrated5  for  liver  guidance,  using  the  BAT  device 
(Nomos,  Cranberry  Township,  PA).  This  allows  for  superposition  of  anatomic  contours 
derived  from treatment planning CT onto real‐time US  images,  for  liver  image guidance. 
The use of 2 different  image modalities  in an  intermodality system, however,  introduces 
additional uncertainty. 
We investigated the use of an intramodality 3‐dimensional (3D) US system as a novel 
IGRT  application  in  liver  treatment.  The  intramodality  approach  entails  comparing  US 
images acquired in the treatment room with a reference US image acquired at the time of 








































































































































































































































































































































































































































































































































































































































based  in the CT room (US‐Sim) and  in the treatment room (US‐Guide). Each US station  is 






3DUS  images  at  simulation with  those  acquired  in  the  treatment  room  (referred  to  as 
image segmentation). From  this,  the difference  in daily position of  the  lesion  is derived, 
resulting in an absolute shift to reposition the patient for treatment. 
Our  first  experiences  in  liver  scanning  demonstrated  that, with  the  current  trans‐
abdominal probe design,  it  is difficult  to maintain a direct  line of visibility between  the 
reflective markers  and  the  optical  tracking  system  during  scanning.  This  is  due  to  the 
position of the markers on the probe, the wide range of angles of the probe during scan‐
ning, and the range of positions of the probe on  the skin under various orientations. To 
obtain optimal scanning and probe tracking conditions for  IGRT  in  liver  lesions, we rede‐
signed, in collaboration with the manufacturer, the reflective marker array fitted onto the 
curved abdominal probe  (Figure 1a). To ensure  the  accuracy of  the prototype probe  in 
relation  to  the  room  coordinates,  a daily  calibration  check was performed before  each 




therapy. The  system  relies on maintaining  a  certain breath‐hold  (BH)  volume  to  fix  the 
position of the  lesion absolutely  in space. The spirometer  is connected to the patient by 
use of a mouthpiece with a nose clip to prevent nasal air leakage (Figure 1b). The spirome‐
try sensor measures  the patient’s breath  flow  (L/sec). A predefined BH  level can be set, 







We  combined  ABC with  breathing  feedback  to  the  patient,  in  combination with  3DUS 
imaging. Before the first session, the patient was trained to become comfortable with the 
spirometer and video goggles and to determine the individual tidal volume and midventi‐










Siemens, Germany, 3 mm slice  thickness). Small markers  (BBs) were placed on  the  laser 
crossings on the patient’s skin to indicate the isocenter of the CT. CT contrast medium was 
injected by an intravenous line directly before scanning. During CT scanning, the patient’s 




or directly under the  lowest rib, depending on the position of the  liver  lesion. The probe 
was swept over the whole area of  interest (lesion and surrounding structures), acquiring 
up to 250  image frames. This 2D  image dataset was reconstructed  into an axial 3D voxel 




tion was  verified  by  a  trained  radiation  technologist  by  comparing  the  position  of  the 
 
Figure 1:    (a) Prototype of US probe designed  for optimal scanning of  liver and surrounding struc‐




as an additional  tool  to evaluate  the  fusion.  In case of a mismatch between  the 2 scans 
(caused, for example, by patient motion between acquisitions), the US scan was manually 
shifted  to  the coordinates of  the CT  scan  to obtain an optimal overall match. Next,  the 
reference positioning volume (RPV), the reference structure for imaging and segmentation 
in  the  treatment  room, was contoured on  the US scan. Additional structures of  interest 
(surrogates) were also contoured, such as the hepatic and internal portal veins, the vena 
cava  inferior, and  the surfaces of  the  liver, kidney, and gall bladder, depending on  their 
visibility. The RPV and surrogates used  in our patient group are described  in Table 1. We 
were not always able to use the automatic contouring tools available  in the Clarity soft‐
ware because of the  lack of specific tools for  liver  (the automatic contouring software  is 
currently  optimized  for  imaging  of  the  prostate,  breast,  bladder,  gynecologic  organs). 
Manual  contouring  was  performed  when  automatic  contouring  was  not  possible.  To 
complete  the  preparation  process,  the  isocenter  and  beams  were  imported  from  the 
treatment planning system into Clarity. A physician approved the RPV for image guidance. 
For treatment, our standard online EPI correction procedure was followed. Directly af‐
ter  the  treatment, additional EPIs were performed, and  the  residual  shift as a  result of 
patient movement during treatment was determined. This was followed by US  liver scan 
acquisition, using  the  same probe position  and  scanning  technique  as was used during 
treatment  preparation.  Four  sequential US  scans were  acquired  during  each  treatment 
session: 2 US scans  in  free breathing  (FB) and 2 scans  in BH. US scans with and without 
ABC were performed  to  investigate  the accuracy of 3DUS  IGRT of  liver  lesions  in FB and 










the  automatic  Adapt  function,  which  adjusts  the  reference  contour  to  the  grey‐level 
boundaries of the current contour because  it was not designed for  liver greyscale values 





The directional difference was defined between  the RPV  and  the  actual  target position 
and was determined by manually aligning the RPV to the underlying anatomy of the actual 
US image. The resulting 3D table shift was independently assessed by 3 observers. In case 
of  (image)  deformation,  it was  impossible  to  correctly  align  both  RPV  and  surrogates 
Chapter 5 100 
accurately  to  the predefined  structures.  In  these  cases, predefined  surrogates  at  larger 
distances  from  the  lesion were  given  less weight  in  determining  the  correct  alignment 
compared with the RPV and surrogates close to the lesion. 
The  inter‐observer variation was defined as the mean standard deviation (SD) of the 
directional difference between 3 observers.  It was determined  for BH and FB. The  intra 
observer  variation  was  calculated  as  the mean  SD  of  the mean  directional  difference 
within observers and was determined by selecting randomly for each patient 4 US scans (2 
BH and 2 FB scans). The directional shift was determined 5 times in a random order by 3 















patients,  for a  total of 42  treatment  fractions, we determined  the accuracy of 3DUS  for 
image  segmentation without  the use of ABC.  In 5 patients,  for  a  total of 46  treatment 
fractions, we determined the accuracy of 3DUS with ABC. 
The mean  tidal  volume of  the 5 patients was 0.32 ± 0.19  L. The  average  tolerance 




The mean  intra‐observer  variation of  the 3 observers  is  illustrated  in  Figure 2a. The  FB 
intra‐observer variations were 1.4 mm  in L‐R  (0.7‒1.7 mm), 1.6 mm  in S‐I  (1.0‒2.2 mm), 
and 1.3 mm in A‐P (0.9‒1.6 mm) directions. The intra‐observer variations for BH were 1.2 














































































feasible. The  importance of US  IGRT (BAT device) for upper abdominal  lesions has previ‐
ously been shown. Boda‐Heggeman et al.5 demonstrated, using US  image guidance after 
EPI  image  segmentation, a  significant difference between  the  intended and actual posi‐
tions of  the  liver  lesion. Fuss et al.6 validated  their  residual  shifts measured with a BAT 
system  in  15  patients with  abdominal malignancies,  by  repeated  CT  scanning.  The  CT 
analysis demonstrated that 14 of the suggested BAT shifts reduced the initial setup error 
by 15‐95% compared with room laser alignment. 
The  accuracy  of  3DUS  imaging  for  image  guidance  in  SBRT  of  liver  lesions  is  often 
hampered  by  breathing motion.  ABC‐based  US  imaging  leads  to  reduced  blurring  and 
reduced  artifacts  in  the  3D  generated  US  data.  As  a  result,  reduced  intra‐  and  inter‐
observer variability  in 3DUS‐based  IGRT was observed. Using BH during  imaging reduced 
especially  the uncertainty  in  the  S‐I direction.  The  effect of breathing on  image quality 
depends  on  the  patient’s  breathing  pattern  (frequency  and  amplitude).  In  addition, 
breathing  causes  the  liver  to  deform7,  and  this  changes  the  relationship  between  the 
lesion  and  surrogates  in  the  liver  (Figure  3).  Using  an  absolute  BH  volume  during  the 








field of  view.  For deeper  seated  lesions, we preferably  scanned  abdominally under  the 
lowest  rib.  Using  additional  guidance  structures  in  the  vicinity  of  the  liver  lesion  was 





reference  structure.  This  approach  has  been  previously  described6.  In  case  of  defor‐
mations, surrogates farther away from the lesion were given less weight than were surro‐









is clearly visible  in the  free breathing  images compared with the breathhold  images. They  increase 
the uncertainty of image segmentation. 
 
Clarity uses an  intramodality workflow comparing US  reference with current US  images. 
Uncertainties as a  result of speed of  sound aberrations8,  9 are  thus  limited. One  should, 
however,  be  aware  during US  and  CT  fusion  that  uncertainties  as  a  result  of  speed  of 
sound errors play a role for deep‐seated structures and that the fusion at this depth will 
have reduced accuracy. In our patient group, the difference between US and CT for deep‐




sions may allow  reducing setup margins and consequently  reducing  the dose  to healthy 
tissues. This needs to be evaluated in dosimetric evolution studies of 3DUS IGRT, possibly 
in comparisons with other marker‐based or nonmarker‐based 3D guidance systems. 
This, however, will be  limited by  a  lack of breathing  control during  treatment.  The 
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stereotactic  body  radiation  therapy  (SBRT)  of  liver  lesions,  a  retrospective  comparison 
between image guidance based on 3DUS (Clarity system, Elekta, Stockholm, Sweden) and 
megavolt  (MV) electronic portal  imaging  (EPI)  images  (Optivue AN9, Siemens, Germany) 
was performed. Only for eight out of the eleven original patients there where US and EPI 
correction  shifts available,  resulting  in 63  treatment  fractions  in  total  [approved by  the 
Internal Review Board  (IRB)].  In six patients  the  lesion was visible on  the US  image, but 
only  in four of them the  lesion was used as a reference positioning volume (RPV).  In the 
other  two patients  the  lesion was visible but could not be used  for  image segmentation 
because it was not completely displayed on the US image due to its size or shadowing of 
the ribs, or the contours of the lesion were not bright enough for accurate image segmen‐
tation. When  the  lesion was not visible, or could not be used, nearby  liver veins where 
used as surrogate for the US localization. 






Patient  Dose (Gy)  # Fractions  Breathing control 
during US 
RPV for US positioning 
1  60  8  No  Lesion 
2  50  10  No  Lesion 
3  60  8 (only 6 with US)  No  Lesion 
4  60  3  No  Hilum (Liver vein bifurcation) 
5  60  3  No  Lesion 
6  60  8  No  Hilum (Liver vein bifurcation) 
7  50  10  Yes  Liver vein 
8  58  29 (only 15 with US)  Yes  Liver vein 
 
 
The US  image acquisition  is  fully described  in  the main part of  this chapter. The US 
correction shift from that study are averaged per fraction and  in this study compared to 
EPI shifts (Theraview‐NT 2.4, Cablon Medical, Leusden, the Netherlands). EPI  image guid‐




posterior and  lateral view of  the scanned area,  in  this case  reconstructed  from  the 50% 
expiration  CT  scan.  For  treatment,  our  standard  online  EPI  correction  procedure  was 




Like  in chapter 4, the difference between MV EPI and US  localization  is depicted  in a 
correlation plot, a Bland‐Altman plot,2 and a histogram. The  correlation plot  contains a 
regression  line  and  the  coefficient of determination  (R2).  In  the Bland‐Altman plot,  the 
limits  of  agreement  (LoA)  (bias  ±1.96*SD)  cover  95%  of  the measurements  and  are  a 
measure whether  the  two methods are  interchangeable. The confidence  intervals  (CI; ± 
1.96*error, errormean = √(s2/n), errorSD = √(3s2/n)) describe the uncertainty in the calculat‐
ed  values.  The  95%  LoA  depends  on  the  assumption  that  the  differences  are  from  an 
approximately  normal  distribution;  frequency  histograms  are  plotted  to  check  if  this 







with either  the US or EPI  shifts  and  the dose deposition  for  these  shifted plans on  the 
original plannings CT is recalculated. 
The OAR spinal cord, which is not likely to move together with the tracked RPV, is only 






The differences between MV EPI and US prostate  localization range  in  the  left‐right  (LR) 

























Number of patients    6  2  8 
Number of measurements  n  38  25  63 
Mean diff. ± SD  ΔLR  ‐1.3 ± 3.7 mm  ‐3.1 ± 4.4 mm  ‐2.0 ± 4.1 mm 
  ΔSI  2.0 ± 6.9 mm  8.2 ± 4.3 mm  4.5 ± 6.7 mm 
  ΔAP  3.4 ± 4.8 mm  ‐2.1 ± 4.1 mm  1.2 ± 5.3 mm 
Range  ΔLR  ‐11.8 – 6.0 mm  ‐9.3 – 7.4 mm  ‐11.8 – 7.4 mm 
  ΔSI  ‐17.7 – 19.9 mm  ‐0.9 – 14.4 mm  ‐17.7 – 19.9 mm 
  ΔAP  ‐5.6 – 14.5 mm  ‐12.2 – 5.2 mm  ‐12.2 – 14.5 mm 
R2  LR  0.06  0.17  0.14 
  SI  0.18  0.04  0.01 
  AP  0.01  0.02  0.00 
< 5mm  ΔLR  84 %  52 %  71 % 
  ΔSI  63 %  24 %  48 % 
  ΔAP  66 %  80 %  71 % 
ΔLR or ΔSI or ΔAP > 5 mm    61 %  92 %  73 % 

































this  deviation  between  3DUS  and  EPI  image  guidance  in  SI  direction, we  analyzed  the 
position of the diaphragm on the EPIs, because this will provide indirect information about 





diaphragm position of  6.0 mm  (‐13.0  to 28.0) was observed.  This  approximately  corre‐
sponds to the deviation between the US and EPI image guidance using bony anatomy. 
Dose evaluation 
Patient  1  is  removed  from  the  dose  analysis  because  the  dose  delivery  plan  changed 
during  the  course of  treatment. For  the other patients,  the evaluated dose  is  shown  in 
Table C. The dose coverage of the CTV  is with the US corrections better than with bone 
corrections, but sometimes at  the cost of  the right kidney and  the rest of  the  liver. Yet, 
















  Table C: Dose evaluation  for patients 2‐8. The contours of  the CTV,  liver and kidneys are shifted with the US shifts. For the spinal cord, the bone movement (EPI shift) was considered to be more 
representative. Because of different  fractionation schemes,  the constraints  for  the OAR changed 
from patient to patient.   
 
Patient 2  3  4  5  6  7  8   
Planned dose
CTV   D95(Gy) 47.5 59.3 59.3 59.1 58.7 48.5 57.4 
CTV   V90  100% 100% 100%  100% 100% 100% 100% 
Liver  V21.6 53% V21.6 73% V15 47% V15 53% V21.6 55% V21.6 65%  V24   61% 
Left Kidney  V20 0% V20 0% V15 0% V15 0% V20 0% V20 0%  V20   0% 
Right Kidney  V20 0% V20 12% V15 0% V15 14% V20 42% V20 0%  V20   64% 
Right Kidney  V21.6 0% V21.6 11% V23.7 0% V23.7 5% V21.6 38% V21.6 0%  V24   34% 
Spinal cord  Dmax(Gy) 5.6 22.9 17.3 4.0 9.2 20.1 31.5 
Bone corrections
CTV   D95(Gy) 46.9 58.7 34.3 58.4 57.9 47.6 56.1 
CTV   V90  100% 100% 75.5% 100% 99.9% 99.2%  100% 
Liver  V21.6 52% V21.6 71% V15 37% V15 54% V21.6 55% V21.6 59%  V24   57% 
Left Kidney  V20 0% V20 0% V15 0% V15 0% V20 0% V20 0%  V20   0% 
Right Kidney  V20 0% V20 6% V15 0% V15 13% V20 37% V20 0%  V20   18% 
Right Kidney  V21.6 0% V21.6 5% V23.7 0% V23.7 2% V21.6 31% V21.6 0%  V24   6% 
Spinal cord  Dmax(Gy) 4.9 21.9 17.5 3.9 9.0 19.8 30.7 
US corrections
CTV   D95(Gy) 47.1 59.4 58.4 59.0 58.3 47.7 55.6 
CTV   V90  100% 100% 100%  100% 100% 100% 100% 
Liver  V21.6 53% V21.6 73% V15 47% V15 53% V21.6 53% V21.6 65%  V24   59% 
Left Kidney  V20 0% V20 0% V15 0% V15 0% V20 0% V20 0%  V20   0% 
Right Kidney  V20 0% V20 9% V15 0% V15 14% V20 44% V20 0%  V20   63% 
Right Kidney  V21.6 0% V21.6 8% V23.7 0% V23.7 3% V21.6 40% V21.6 0%  V24   30% 














direction. The demonstrated deviation  could be due  to  the patient’s breathing pattern; 
Active breathing control and US image guidance for RT of liver  113 
the 50% expiration as determined on the CT scanner was not a good representation of the 
mean  breathing  phase  during  treatment.  This  can  be  the  result  of  a  different  mid‐
ventilation volume, a  larger  in‐exhale volume or a  longer expiration phase compared  to 














chapter. Going  from bone MV EPI  shifts  to US  IGRT will have a clinically  relevant effect 
(LoA > 5 mm), but because of the reasons mentioned above, we believe this will result in 
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guided  radiotherapy  systems are  currently available  to  collect ultrasound  images at  the 
simulation stage, co‐registered with the simulation computed tomography, and during all 
treatment  fractions. We  hypothesize  that  a  deformation  field  derived  from  ultrasound 
based  deformable  image  registration  can  be  used  to  create  a  daily  pseudo  computed 
tomography image that is more representative of the patients geometry during treatment 
than the computed tomography acquired at simulation stage.  
Methods:  The  three  prostate  patients,  considered  to  evaluate  this  hypothesis,  had  co‐
registered  computed  tomography  and  ultrasound  scans  on  various  days.  Deformation 
fields were  computed  between  two  ultrasound  images  and  then  applied  to  the  corre‐





Results:  In  the majority,  deformation  did  improve  the  results  for  all  three  evaluation 
methods. The  change  in gamma  failure  for dose  (3%, 3 millimeter)  ranged  from an  im‐
provement of 11.2% in the prostate volume to a deterioration of 1.3% in the prostate and 
bladder. The change  in gamma  failure  for the computed tomography  images  (50 Houns‐
field units, 3 millimeter) ranged from an improvement of 20.5% in the anus and rectum to 
a deterioration of 3.2% in the prostate.  













calculation, but both  inter‐ and  intra‐fraction patient anatomy motion and changes  (like 
tumor shrinkage, nodal volume changes and weight loss) may alter the dose distribution3‐
6.  In ART,  the anatomy  from  the planning CT  is updated by  the anatomy  from  the daily 
imaging, acquired during the IGRT workflow to monitor dose distribution and if necessary 
adapt the treatment plan.  
CT  scanners  are  usually  not  available  in  the  treatment  room.  Instead,  cone  beam 
computed  tomography  (CBCT)  can  be  used  for  dose  calculations  either  directly7‐10,  or 













The main concept  in this paper  is that a pseudo‐CT  image can be created based on CTsim 
using a deformation field calculated between the USsim and UStx. We hypothesize that the 




The approach used  to represent  the patient geometry during  treatment delivery,  is  that 
the daily acquired US images are used to create a pseudo CTps image with DIR. To generate 











patients  from a previous study16 were used who,  (due  to clinical  reasons)  in addition  to 











external  skin markers  positioned  along  the  room  lasers.  The  US  scans  (Clarity  system; 
Elekta, Stockholm, Sweden. Probe type C5‐2/60, center frequency 3.5 MHz, Sonix Series; 




(Combifix, Civco Medical  Solutions, Kalona,  Iowa, USA),  resulting  in a  correct automatic 
fusion of the US and CT images17. 
In all US  images,  the prostate was delineated. All CT  images had delineations of  the 
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would  require  errors  of  over  8%  in  bone  electron  density26  and  hence HU.  The  3 mm 
distance  to agreement  is a  commonly used  criterion  in dosimetry23. The percentages of 









CTps  images were  compared  to  the dose on CTGT using a  γ evaluation  (γDose)22, with  ac‐
ceptance  criteria  of  3%  dose  difference  and  3 mm  distance  to  agreement.  Again  the 





patient 1  there was a  large  improvement  (more  than 10% decrease  in  the volume with 






tate  and  anus &  rectum  contours,  there was  a  γCT  failure  decrease  of  8.9%  and  8.4%, 
respectively. For  the dose,  the volume percentage of γdose  failure decreased by 11.2%  in 
volume  for  the prostate. Yet  the percentage of  γdose  failure decreased by only 0.6% and 




with  |γCT|>1  for  the anus &  rectum  (Table B  in  supplementary materials B), but only a 






compared  to CTGT  (in green).  In  the  second  column,  the contours of prostate  (P) and anus/rectum 
(A/R) are compared. When the images are greyscale (column 1) or white (column 2) there is overlap 



























intensity  based  normalized‐correlation  parameter  sets were  a  decrease  of  ‐0.46  or  an 
improvement of +0.29. For the contour based parameter sets, these were ‐0.22 and +0.38. 
For the changes in CT HU values, the percentage of the volume with a |γCT(50HU, 3 mm)| > 
1  is shown  in  the supplementary materials  (Table B2 and  figure B  (b,e,h,k,n,q)). A maxi‐
mum improvement was seen of 20.5% (14.6% for contour based) and the poorest results 
gave an increase of 3.2% (2.2% for contour based) in the volume with |γCT(50HU, 3 mm)| > 1.  
In Table 2,  the dose differences  (|γDose(3%,  3 mm)| > 1) are  shown  (the  corresponding 
graphs are displayed  in figure B  (c,f,i,l,o,r)  in supplementary materials B). For the dose a 
maximum  improvement  of  11.2%  (5.3%  for  contour  based) was  seen  and  the  poorest 
results yielded an increase of 1.3% (0.5% for contour based) in the volume with |γDose(3%, 3 
mm)| > 1. 






Table  2: Gamma  evaluation  on  the  dose where  the  doses  on  the  CTsim  (Ref)  and  CTps  images 
(parameter set A‐E) were compared  to  the dose on CTGT. Shown  is  the volume percentage of a 
gamma  failure  (γDose(3%,  3 mm) > 1) of  the different contours. The cases when  the gamma  failure 







Patient  Contour  Ref  A  B  C  D  E 
 
 
1  Body (∩)  4.9  4.6  4.4  4.3*  4.6  4.7 
 
    Prostate  18.3  12.4  8.1  7.1*  13.0  13.7 
 
    Anus & Rectum  0.2  0.2*  0.2  0.2*  0.2  0.4 
 
 
2  Body (∩)  2.8  2.8  2.8  2.8  2.6*  ‐ 
 
    Prostate  1.6  2.2  2.8  2.9  1.4*  ‐ 
 
    Anus & Rectum  0.8  0.2*  0.5  0.7  0.9  ‐ 
 
    Bladder  0.0  0.3  0.7  1.0  0.0  ‐ 
 
 
3a  Body (∩)  0.6  0.6*  0.6  0.6  0.6  0.6 
 
    Prostate  2.3  2.0  1.6*  1.9  2.1  1.9 
 
    Anus & Rectum  4.2  4.6  4.3  4.4  4.4  4.7 
 
    Bladder  0.0  0.0  0.0  0.0  0.0  0.0 
 
 
3b  Body (∩)  0.9  0.8  0.8  0.8  0.5  0.5* 
 
    Prostate  3.8  3.5  2.7  3.2  1.8*  2.2 
 
    Anus & Rectum  0.0  0.0*  0.0  0.0*  0.0  0.0* 
 
    Bladder  0.0  0.0  0.0  0.0  0.0  0.0 
 
 
3c  Body (∩)  1.5  1.6  1.8  1.7  1.1  1.1* 
 
    Prostate  4.1  3.3*  3.5  4.2  3.4  3.8 
 
    Anus & Rectum  0.0  0.0*  0.0*  0.0*  0.0*  0.0* 
 
    Bladder  0.0  0.0*  1.3  1.0  0.0*  0.0* 
 
 
3d  Body (∩)  2.0  2.0  1.9  1.8  1.5*  1.5 
 
    Prostate  10.3  9.9  9.5  8.7  6.9  6.5* 
 
    Anus & Rectum  0.5  0.2  0.6  0.4  0.1*  0.2 
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therapy. A  similar workflow was presented by Pennec et al.29  for brain  surgery applica‐
tions. Pre‐operative magnetic resonance (MR)  imaging and US were acquired and subse‐
quently intra‐operative US scans were used to create pseudo‐MR images of the brain. This 










0.42‒0.70.  From  this  study with  a  limited  number  of  patients,  no  correlation  could  be 
extracted between the DC and the volume changes  in |γDose|>1 for the prostate  (R² was 










UStx)  and  the  volume  change  in  |γCT|>1  of  prostate  (solid  line)  and  anus &  rectum  (dotted  line) 
contours.  (b) The correlation between  the DC of  the US prostate contours  (USsim and UStx) and  the 
















one can directly calculate  the deformation  field  is  limited  to  the volume of  the US data 
available  (figure  3).  The  deformation  field  propagates  further,  but  this  is  not  based  on 
image  data  and  is  therefore maybe  less  reliable.  For  patient  2,  a  small  overlap  of  US 
volumes  resulted  in a  failure  in parameter set E. Standardization of scanning, so  that at 
least the complete prostate  is visible, the US volume overlap  is maximal, and US  images 
with  larger  fields of view may  improve  the  results. Transperineal  scanning with a  larger 
image  sector or perhaps even  fusion of multiple US  scans  from different directions  can 




just  like with  the  IGRT usage of  the US  images,  it  is  important  to have  reproducible US 
images.  In particular  the probe pressure16,  30 and  speed‐of‐sound aberration31 along  the 








was more  representative of CTGT  than CTsim.  For  the patients with  the  smaller prostate 
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B. Results 
 Table  B1:  Dice  coefficients  (DC)  of  the  contours  of  CTsim  (Ref)  and  CTps  (parameter  set  A‐E) 
compared  to  the  ground  truth. Underlined  are  the  cases when  the  gamma  failure  increased 






 Patient  Contour  Ref  A  B  C  D  E   
 1  Prostate US  0.43           
    Prostate  0.42  0.71  0.69  0.68  0.74  0.75*   
    Anus & Rectum  0.42  0.63  0.69  0.70*  0.62  0.66   
 2  Prostate US  0.70           
    Prostate  0.50  0.47  0.49  0.50  0.60*  ‐   
    Anus & Rectum  0.66  0.62  0.70  0.71  0.74*  ‐   
    Bladder  0.63  0.62  0.63  0.63  0.68*  ‐   
 3a  Prostate US  0.50           
    Prostate  0.82  0.59  0.44  0.41  0.62  0.62   
    Anus & Rectum  0.66  0.43  0.24  0.20  0.45  0.45   
    Bladder  0.84  0.76  0.76  0.75  0.75  0.76   
 3b  Prostate US  0.54           
    Prostate  0.75  0.61  0.63  0.62  0.77*  0.75   
    Anus & Rectum  0.59  0.57  0.59  0.59  0.69*  0.66   
    Bladder  0.77  0.79  0.79  0.80  0.83  0.83*   
 3c  Prostate US  0.42           
    Prostate  0.55  0.51  0.52  0.47  0.73  0.75*   
    Anus & Rectum  0.46  0.49  0.56  0.62  0.64*  0.63   
    Bladder  0.73  0.73  0.64  0.63  0.82  0.82*   
 3d  Prostate US  0.28           
    Prostate  0.40  0.45  0.60  0.67  0.76  0.78*   
    Anus & Rectum  0.29  0.32  0.40  0.44  0.55*  0.55   















 Patient  Contour  Ref  A  B  C  D  E   
 1  Body (∩)  14.3  9.9  11.5  12.7  9.7*  11.2   
    Prostate  12.0  4.6  2.9*  3.0  5.3  7.1   
    Anus & Rectum  22.0  14.5  13.4*  13.6  15.2  16.1   
 2  Body (∩)  23.1  21.7  19.8*  19.9  19.9  ‐   
    Prostate  11.5  14.6  12.8  12.3  10.2*  ‐   
    Anus & Rectum  28.9  25.4*  27.3  28.8  28.1  ‐   
    Bladder  10.4  7.7  4.7  3.7*  5.8  ‐   
 3a  Body (∩)  8.5  7.4  6.8*  7.2  8.0  8.0   
    Prostate  6.9  7.4  7.8  8.5  7.5  7.3   
    Anus & Rectum  22.7  20.3*  22.5  23.9  21.1  21.5   
    Bladder  4.2  3.0  2.7*  3.2  6.5  6.4   
 3b  Body (∩)  10.6  9.8  8.2  7.9  5.7*  6.0   
    Prostate  6.6  6.6  7.0  6.8  5.0*  5.1   
    Anus & Rectum  11.7  7.0  6.7*  7.2  11.2  12.9   
    Bladder  11.1  8.0  7.0  6.6*  7.4  7.7   
 3c  Body (∩)  18.1  16.5  15.0  13.5  12.8  12.7*   
    Prostate  9.9  7.1  7.7  7.2  7.9  6.8*   
    Anus & Rectum  19.0  14.2  11.5  9.3*  12.9  12.4   
    Bladder  7.6  5.9  6.6  6.5  1.2*  1.5   
 3d  Body (∩)  23.8  21.9  19.7  18.5  18.3  17.8*   
    Prostate  11.8  6.7  4.4  4.0*  10.1  9.3   
    Anus & Rectum  32.8  24.2  14.9  12.3*  18.3  18.2   
    Bladder  20.8  17.1  12.2  9.6*  11.5  11.6   
 * Parameter set with the best improvement. 
Abbreviations: γCT, gamma evaluated on the CT values; ∩,  intersecƟon of the body contours of 







Figure  B:  Results  for  all  five  different  parameter  sets.  In  the  first  column,  the  results  of  the  dice 
coefficients is plotted. In the second column, the gamma evaluation on the CT values is shown. The 


































Since  the  introduction of  intensity‐modulated  radiotherapy  (IMRT)1,  2, and now with  the 
rotational techniques volumetric modulated arc therapy (VMAT)3, 4, dose distributions can 


























dality  system, was  introduced. The  intramodality approach entails  comparison of an US 
image made  treatment  stage, with  a  reference  US  image,  acquired  at  the  time  of  CT 
simulation, and therefore compares like with like. In this thesis we focused on the imple‐




and  looked  at  consequences  of  possible  errors  on  the  intermodality procedures  of  the 
system. We  found  that  The Clarity  3DUS  guidance  system  is  a  robust  IGRT  device  that 
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guides  the patient  to  the correct  treatment position under  the  following conditions:  the 
metal markers are used for the registration of the CT; Speed of sound  (SOS) aberrations 
are taken  into account15, 16  in  intermodality  image fusion, and preferably also during the 
intramodality procedures  (both US  images); and  the CT  scan and  (SOS  corrected)  refer‐


















Several studies21,  22 have shown a potential  influence of probe pressure on  the prostate 




systems,  in  theory  the  probe  pressure  distortion  is  minimized  when  similar  scanning 
procedures are used  to acquire  the  images during simulation and  treatment stages;  the 
corrective shifts are derived as differences between two images, both affected by (ideally) 






techniques  are  true  gold  standards. Most  studies  compare  the  localization  from US  to 
another  IGRT  technique, where usually  the  reference  technique  is  already  clinically  im‐
plemented  (Chapter 2,  table 6).  Some  studies  reported  clinically  significant differences. 
This should not  immediately  lead to the conclusion that the US  IGRT system  is  incorrect. 
Nonetheless, with  clinically  significant differences between  systems,  changing  from one 
system to another can result in a better or worse patient treatment. 
In Chapter 4, we  compared  the US  IGRT workflow with our  clinical practice at  that 








with FMs  in combination with portal  imaging.  In  this  thesis, we did not compare  the US 
IGRT system with CBCT, but other studies did, and their conclusions are comparable28‐30. 
In Chapter 5 we  investigated the use of US  IGRT application  in  liver treatments. The 
feasibility of US imaging guidance for liver was already demonstrated by Boda‐Heggemann 




also  intramodality 3D US  imaging  for  IGRT of  liver  lesions was  found  to be  feasible, alt‐





given  in a short report  in the appendix of Chapter 5. The results also show that US  IGRT 
would be a good localization method for liver SBRT. 







that US  and  EPI  IGRT might  not  be  directly  interchangeable without  a  clinical  effect  is 
mainly due  to  the  fact  that  EPI  visualizes  the bones or  FM  and US  looks  at  soft  tissue 
targets. In particular for liver we found that US IGRT is preferred over EPI image guidance. 
The feasibility for prostate is shown as well, in particular a better prostate volume repre‐
sentation,  only  a  minimally  increased  treatment  time,  avoidance  of  FM  implantation 
(removing the risk of bleeding and prostate  inflammation), and avoidance of extra radia‐
tion burden shows that prostate  localization with US  imaging  is a reasonable alternative 




Not part of  this  thesis, but already commercially available  for  the prostate  is  the Clarity 




tissue motion.  In  combination with  the  zero  dose  and  non‐invasiveness,  it  is  an  ideal 
candidate for  intra‐fraction motion tracking. With the Clarity Autoscan, the transducer  is 
positioned  for  transperineal  prostate  imaging. During  treatment,  3D US  images  are  ac‐
quired at 2.5 s intervals and registered to a reference US volume using a correlation‐based 









At  the moment  there are  two commercially available US  IGRT systems  for  inter‐fraction 
motion correction: BAT (Best Nomos, Pittsburgh, PA, USA) and Clarity (Elekta, Stockholm, 
Sweden). The main clinical usage of US  IGRT  is during prostate and breast radiotherapy. 
But  in  some  research  institutes  also other  target  sites  are  treated with US  guidance. A 
3DUS  system  was  designed  for  extracranial  stereotactic  guidance  (Meeks  et  al  2003), 
which  later  led  to  the commercial SonArray system  (ZMed,  Inc, Ashland, MA, USA;  later 
this system was acquired by Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA), but it is now no 
longer marketed. Already  in 2004  the utility of  the BAT  system was  investigated  for 62 














systems23‐27. Much work  is  also being done  to  segment  structures  automatically  in  real 
time, and one can envisage applications such as real‐time dose display based on anatomi‐
cal  3D  deformation  fields  derived  from  daily US  imaging.  These  new  developments,  in 
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combination with  automated  operator‐less  imaging may  lead  to  a much  higher  clinical 
acceptance of the US IGRT technique in RT. 
Also  the  US  image  quality  has  improved  significantly  recently  and  besides  inter‐












nowadays available  in a  radiotherapy department and adaptation of  the  treatment plan 









Besides  during  treatment, more  steps  in  the  radiotherapy workflow  can  gain  from US 
imaging  (Chapter 2,  figure 1).  In  the  review of O’Shea et al.36  selections of existing and 
proposed novel applications of US imaging are discussed which can provide functional and 
molecular  information  that  can be used  for  target definition or  treatment  response as‐
sessment of the radiotherapy treatment. These applications are driven by exciting devel‐
opments in structural, functional and molecular US imaging and analytical techniques such 
as  backscatter  tissue  analysis,  elastography,  photo‐acoustography,  Doppler  imaging, 
contrast‐specific  imaging, dynamic  contrast analysis, microvascular and  super‐resolution 
imaging, and  targeted microbubbles and nanoparticles. These  techniques  show promise 
for  predicting  and  measuring  the  progression  of  radiotherapy  treatment,  quantifying 
normal tissue toxicity, improving tumor definition and defining a biological target volume 











ducer  with  scanning  particle  beams  will  have  to  be  addressed.  Additionally,  renewed 
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mistakes; a clinical workflow  for  the new application  in  the upper abdomen; and added 
value to the daily acquired images.  










Furthermore, we  tested  the  system  for use  in  the  clinic with prostate and  liver pa‐
tients. Even though the results were positive, we did not implement it into the clinic due 
to practical reasons. (So our own patients did not benefit directly from this research yet.) 




We have compared  the current practise with  the use of  the  less  invasive US proce‐




tice  is  in need of  improvements. Right now there are two main solutions to position the 
liver patients for their radiotherapy treatment. One of them is like with prostate, insertion 
of metal markers. But besides  the  complications already described  for prostate,  in  liver 
you also have  the  risk of  tumour spill, which means  that  there  is a  risk  that you spread 




beam CT  image quality  is  good  enough, based on  soft  tissue  imaging  around  the  liver. 
Unfortunately, the soft tissue contrast in the cone beam imaging devises currently in the 










sion,  and  I  think  that when prostate patients would  be  able  to  choose  between US  of 





in  the  field  that  it deserves a  (second) chance  to prove  its capabilities. Furthermore we 
managed  to build a US  IGRT platform/workshop  to  share and present  ideas  for  current 











tion  with  for  instance  auto‐contouring  and  non‐handheld  probes.  Another  application 
would be  intrafraction motion monitoring, which helps us  to  image  the  irradiated struc‐






But  innovating medical devices does not  always  require  the development of new  tech‐
niques. Sometimes the adoption and adaptation of old(er) techniques in new workflows is 
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the  innovation.   Because US  is an non‐invasive  technique maybe we  should  involve  the 




But more  importantly, with automated US probes, most of  the US workflow  issues 
that held back the usability so far will go away, and will no longer stand in the way of the 
benefits of a non‐ionizing imaging technique. If we really are heading towards daily imag‐
ing before and possibly even during  treatment, current  imaging  techniques  increase  the 
radiation  burden  on  the  healthy  tissue. With  the  use  of  US  IGRT,  this  damage  to  the 
healthy tissue can be avoided. 
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haar masteropleiding me  af.  Na  een  korte  tijd  te  hebben  gezocht  naar  een  geschikte 
promotieplaats, vond zij deze snel bij Prof. F. Verhaegen van de MAASTRO clinic in Maas‐
tricht en  startte  zij 1 december 2009 met haar promotieonderzoek binnen de vakgroep 
radiotherapie van de Universiteit Maastricht. Op 1 december 2013 heeft  zij een  jaar als 
project  fysicus gewerkt binnen de Klinische Fysica Groep van MAASTRO  clinic, en per 1 
augustus 2015  is ze voor 4 maanden aangesteld als onderzoeker voor een project bij de 
research groep van Prof. P. Lambin.  
 
 
